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L’objectif de cette étude est d’étudier la viabilité cellulaire et l’expression
phénotypique des ostéoblastes in vitro dans le gel Pluronic® F-127 (BASF), un
copolymère poiy (éthylène oxyde-13-propylène oxyde-3-éthylène oxyde) (PEO
PPO-PEO) qui reste liquide en dessous de la température 15°C et qui se
solidifie à plus de 25°C. Ce gel est un polymère biodégradable et thermo
sensible et aussi thermo réversible. Le Pluronic® F-127 a été en grande partie
étudié dans la formation du cartilage, parmi beaucoup d’autres applications
médicales. Une seule étude scientifique au sujet de l’utilisation du gel
Pluronic® F-127 avec des ostéoblastes a été publiée jusqu’à présent. Dans cette
étude, les ostéoblastes MG-63 ont été cultivés pendant une période de 0, 2, 4 et
6 jours dans une matrice tridimensionnelle composés d’une solution dc 17% du
gel Pluronic® F127 préparé dans le Dulbecco ‘s modfied eagïe ,nedizim
(DMEM). Le total de cellules vivantes a été de 83% au deuxième jour, 73% au
quatrième jour et de 63% au sixième et dernier jour. Cette mortalité cellulaire
est probablement due à l’insuffisance des éléments nutritifs et d’oxygène.
L’expression typique du phénotype ostéoblastique des cellules MG-63 dans le
gel Pluronic® F-127, mesurée par t’activitée de la phosphatase alcaline et de la
production du collagène de type I varie tout au long de la période d’incubation.
Nos résultats montrent que l’expression protéique de la cyclo-oxygenase-2
(COX-2) suit la même tendance que la production de la prostaglandine E2
(PGE2). Cette expression est plus importante au quatrième jour et diminue au
sixième jour. Une fois perfectionnée, cette technologie aurait des applications in
vivo et in vitro comme véhicule pour la thérapie cellulaire appliquée aux
lésions osseuses.
Mots-clés poloxamer; Pluronic® f-127 (BASF); ostéoblastes; injectable;
thermo sensible; gel.
VAbstract
The overali objective ofthis study was to investigate the cellular viability and
phenotype expression ofosteoblast ceils in vitro in Pluronic® F-127 (BASf), a
trïblock copolymer block of poly (ethylene oxide-13-propylene oxide-13-ethylene
oxide) (PEO-PPO-PEO) that is liquid below 15°C and solid when thawed above
25°C. This gel is a biodegradable, thermo-sensitive polymer, with “reverse
thermal getation” properties. Pluronic® F-127 bas been largely studied in
cartilage tissue formation, among many other medical applications. OnIy one
scientific study about the use Poloxamer f-127 gel with osteoblasts was
published until now. In this study, MG-63 ceils were cultured in a scaffold for a
period of 0, 2, 4 and 6 days with 17% of Pturonic® F-127 solution in
Dulbecco’s modified eagle medium (DMEM). Our results show that incubation
of osteoblasts in Pluronic gel was associated with a progressive increase of
cellular mortality and reached 37% at 6 day of incubation. The celi viability
was 83% at the second day, 73% at the fourth day and of 63% at the sixth and
last day. The increasing cellular mortality is probably due to either nutrient or
oxygen deficiencies. The typical expression of the osteoblastic phenotype of
MG-63 celis in the Pluronic® F-127 gel is flot modified, as shown by the
activity of alkaline phosphatase and by the production of type I collagen. Our
results show that the protein expression of the cyclo-oxygenase-2 (COX-2)
follows the sarne tendency as the production of prostaglandin E2 (PGE2). This
expression is more important at the fourth day and decreases at the sixth day.
Once perfected, this technology will have both in vivo and in vitro applications
for a vehicle for celi therapy in bone lesions.
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CHAPITRE 1 REVUE DE LA LITTÉRATURE
1.1 LES MATRICES POLYMÉRIQUES EN GÉNIE TISSULAIRE
Un gel est défini comme un réseau tridimensionnel gonflé par un solvant.
Habituellement, le solvant est le composant principal d’un gel. Les gels peuvent
être classifiés en deux catégories basées sur la façon de la stabilisation du
réseau les gels chimiques constitués par les liens covalents et les gels
physiques constitués par les forces secondaires (Arévalo et ai, 2000). Certains
gels sont réversibles par la température, et ceux-ci s’appellent les gels
thermoréversibles: liquides à une température 15°C et solides à une
température 25°C. Une propriété physique unique est la nature réversible de
ces gels. Lors d’une diminution de la température, le gel retourne à sa forme
liquide. Lors du réchauffement, il redevient solide. Le gel peut être refroidi ou
réchauffé à plusieurs reprises sans aucun changement des ses propriétés
(Brown et ai., 1991 ; Schrnolka et ai., 1972).
Les matrices tridimensionnelles de polymère doivent posséder plusieurs
caractéristiques principales, y compris la porosité élevée de ta superficie du gel,
la résistance structurale du gel et les formes tridimensionnelles spécifiques,
pour qu’elles puissent être utiles comme des matériaux pour la technologie de
tissu. Ces caractéristiques sont déterminées par la technique de fabrication de la
2matrice tridimensionnelle, qui doit être développée sans compromettre la
biocompatibilité du matériel pendant sa construction. Des nouvelles techniques
ont été développées pour fabriquer la matrice tridimensionnelle avec des
caractéristiques souhaitables et reproductibles, qui ont été employées pour
démontrer la praticabilité de régénérer le tissu humain. Ces techniques de
fabrication de la matrice tridimensionnelle du gel de polymère ont été
travaillées pour créer des matrices tridimensionnelles avec des caractéristiques
particulières qui répondront aux exigences critiques de génie tissulaire des
organes spécifiques, principalement dans le tissu osseux.
La restauration de la fonction d’un organe en utilisant le génie tissulaire
exige souvent l’utilisation d’une matrice tridimensionnelle solide provisoire. La
fonction de cette matrice est de diriger la croissance des cellules émigrantes du
tissu environnant (conduction du tissu) ou la croissance des celltiles semées
dans la structure poreuse de la matrice tridimensionnelle solide. La matrice
tridimensionnelle solide doit fournir un substrat approprié pour l’attachement,
pour la prolifération et pour la fonction différenciée de cellules, et, dans certains
cas, pour la migration de cellules. Ces besoins critiques peuvent être répondus
par le choix d’un matériel approprié pour construire la matrice tridimensionnelle
solide (Gutowska et ai, 2001).
La grande majorité des matériaux biocompatibles seraient
potentiellement employée pour construire des matrices tridimensionnelles
3solides. Cependant, un matériel biodégradable est normalement désiré parce
que le rôle de cette matrice est, habituellement, seulement provisoire.
La condition principale de n’importe quelle technique de traitement d’un
polymère est non seulement l’utilisation des matériaux biocompatibles, mais
que le processus ne devrait nullement affecter la biocompatibilité du polymère.
La technique de traitement devrait également permettre la fabrication des
matrices tridimensionnelles solides avec le contrôle de la porosité et de la taille
des pores, les deux facteurs importants dans la régénération des tissus.
Une matrice tridimensionnelle solide fortement poreuse est souhaitable
pour permettre l’ensemencement ou la migration des cellules dans tout le
matériau. La taille des pores joue un rôle critique dans la croissance du tissu en
direction interne et la superficie interne disponible pour l’attachement des
cellules. Une grande superficie est exigée, de sorte qu’un nombre élevé de
cellules, suffisamment pour remplacer la fonction d’organe de restauration,
puisse être cultivé (Vacanti et ai, 1991).
Les propriétés mécaniques de la matrice tridimensionnelle solide sont
souvent importants, particulièrement en régénérant les tissus durs tels que le
cartilage et l’os. Bien que tes propriétés du polymère, telle que la porosité, aient
un effet profond sur ses propriétés mécaniques, le traitement de ce polymère
serait essentiel à cet égard. La résistance à la traction peut, par exemple, être
augmentée due à la cristallisation des chaînes de polymère (Cima et ai, 1991).
4Alternativement, le processus de fabrication peut causer une réduction du poids
moléculaire du polymère, ayant pour résultat un effet qui pourrait être nocif sur
les propriétés mécaniques (Cao et aÏ, 1999). La forme d’un tissu dur est souvent
importante pour sa fonction et dans ce cas-ci la technique de traitement doit
permettre la préparation de matrices tridimensionnelles avec des géométries
tridimensionnelles irrégulières.
Dans le cas des matrices tridimensionnelLes solides, les paramètres
importants pour la conception des dispositifs sont: la microstructure extérieure
de chimie et de surface, la porosité et les dimensions macroscopiques (3D), la
forme et le choix de l’emplacement d’implantation. Ces paramètres influencent
la capacité des cellules de s’attacher, de se développer, de fonctionner, et
affectent le transport des aliments à la cellule implantée (Vacanti et aÏ, 1991).
Le génie tissulaire avec des systèmes d’hydrogels injectables in situ
peut offrir plusieurs avantages par rapport à une matrice tridimensionnelle
solide: le matériel fluide peut remplir n’importe quelle forme d’un défaut, il
peut incorporer divers agents thérapeutiques (par exemple, des facteurs de
croissance) par un mélange simple, il ne contient pas les solvants résiduels qui
peuvent être présents dans une matrice tridimensionnelle solide et, finalement il
n’exige pas le procédé chirurgical pour son placement (Alexendridis, 1997;
Gutowska et aÏ, 2001).
51.2 POLYMÈRES APPLIQUÉS AUX CELLULES OSTÉOBLASTIQUES
Plusieurs polymères biodégradables normaux et synthétiques, tels que
le collagène, le poly(Œ-hydroxyesters), et le poly(anhydrides), ont été
largement, et avec succès, utilisés comme matériaux d’une matrice
tridimensionnelle solide dus à leur versatilité et aussi pour leur facilité de
traitement (Thomson et aï, 1995).
Des études ont employé le poly(Œ-hydroxyesters) en tant que produit de
départ pour fabriquer des matrices tridimensionnelles solides en utilisant une
grande variété de techniques. Ces polymères ont été couronnés de succès en
tant que substrats provisoires pour un certain nombre de types de cellules,
permettant l’attachement, la prolifération et la differentiation des cellules
(Gutowska et ai, 2001; Jeong et ai, 1999 et 2000a,b).
Les gels (Œ-hydroxyesters), tels que l’acide poly(t-lactique) (PLLA), les
copolymères poly(acide lactique-co-glycolique) (PLGA), et l’acide
poly(glycolique) (PGA), sont des polymères linéaires et non réticulés. Ces
matériaux sont biocompatibles, dégradables par l’hydrolyse simple, et sont
approuvés par la Food and Drzig Administration (FDA) pour certaines
applications cliniques, tels quelles le génie tissulaire, la matrice
tridimensionnelle, des systèmes de livraison de médicaments, les sutures
biodégradables et des industries biotechnologiques et pharmaceutiques,
(Gutowska et ai, 2001; Jeong et aï, 1997, 1999 et 2000a,b).
6Lee et al (2002) ont étudié l’adhésion et la prolifération des ostéoblastes
dans une matrice tridimensionnelle en poly(L-lactide) PLLA-chitosan. Les
résultats ont démontré que le chitosan revêtu par le PLLA induit une
augmentation de ta proliferation et de l’adhésion des ostéobtastes à cette
matrice tridimensionnelle comparativement à une superficie de PLLA pure.
Comme conclusion, cette étude a suggéré que la matrice en poly(L-lactide)
PLLA-chitosan pourrait être utilisée comme base pour que des ostéoblastes
puissent induire une régénération du tissu osseux.
Selon une étude de Payne et aÏ (2002) l’encapsulation temporaire des
ostéoblastes dans un polymère en poÏy(fumarate propylène) (PPF), pendant 7
jours, augmente la viabilité et la prolifération cellulaire (35%) comparativement
à des cellules de même type et non encapsulées.
Verderio et al (2000) ont comparé la culture des ostéoblastes dans
différents polymères le poly(DL-lactide co-glycolide) (PLG), le poly(E
caprolactone) (PCL) et le poly(L-lactide) (PLA). Ceux-ci sont des biomatériaux
bien utilisés dans les implants médicaux. Les résultats démontrent que 85% des
cellules se propagent et se fixent dans la matrice composée de PLG. Cependant,
en utilisant la matrice composée de PCL et PLA, une grande partie des cellules
n’adhérent pas à la matrice. Les auteurs ont observé une faible absorption des
protéines et des facteurs de croissance. Par rapport au PLA et au PCL,
l’attachement des ostéoblastes au PLG est favorisé par une combinaison de
7l’augmentation de la hydrophilie, de sa structure amorphe et du glycolide
contenu dans ce polymère.
1.3 LE POLYMÈRE PLURONIC® F-127
Récemment, les polymères thermosensibles ont mérité une attention
particulière de la part des chercheurs. Le gel Pluronic® F-127 (Pluronic® F
127, BASF, Mount Olive, NJ) (Figure 1.1), est bien connu dans la
communauté de la science des polymères, mais des recherches sur son




figure 1.1. La structure chimique du gel Pluronic® F-127
Les copolymères disponibles en poly (éthylène oxyde-3-propylene
oxyde-J3-éthylène oxide) (PEO-PPO-PEO) copolymères - Pluronic® F-127
également connu sous le nom de Potoxamers (BASF, Mount Olive, Ni) sont
$des exemples de polymères thermoréversibles (Matmsten et ai, 1992
Gutowska et ai, 2001).
C’est une famille de plus de 50 différents bloc polymères non ioniques
d’oxyde hydrophobique de propylène (P0) et d’oxyde hydrophilique d’éthylène
(EO), couvrant une gamme de liquides, de pâtes et de solides. Les Poloxamers
se composent de 70% d’une molécule centrale de polyoxypropylene (POP), qui
est flanquée des deux côtés pour deux chaînes de 30% de polyoxyéthylène
(POE) (Moghimi et aÏ, 2000).
Le Poloxamer est un polymère biocompatible qui posséde des
caractéristiques thermiques réversibles de gélification; c’est-à-dire, le matériau
existe comme un gel liquide à basse température et comme un gel solide à la
température du corps (37°C). Cette propriété est connue en tant que
“gélification thermique réversible” et c’est une conséquence de la configuration
micellaire du polymère dans la solution. À basse température, le gel retourne à
un état liquide. Lors de son réchauffement, le gel se réforme. Ce changement
d’état physique peut se reproduire indéfiniment, parce que la gélification est
dépendante de la température.
Le polymère Pluronic® F-127 a été choisi pour cette étude, parmi tous
les poloxamer, pour ses caractéristiques car il est un des polymères avec le
minimum de toxicité et aussi parce qu’il forme un gel à des faibles
concentrations. À partir de seulement 17% à 25°C, la gélification survient,
9tandis que les autres polymères de cette famille exigent une concentration plus
élevée en polyoxyethylene (Arévalo-Silva et aÏ, 2000). Le gel devient plus dur
si la concentration de Pluronic® F-127 augmente jusqu’à 90% (Arévalo et aï,
2000).
Schmolka et aï (1972) ont étudié la toxicité du gel de Pluronic® f-127.
Dans la figure 1.2 on peut observer que ce gel, qui fait partie de la famille
Poloxamer, est le moins toxique entre eux, parce que plus son poids
moléculaire augmente, moins le gel est toxique. On peut voir dans ce tableau
que le Pluronic® F-127 à poids moléculaire de 4 kDa est le plus élevé de la
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Figure 1.3 Les proprictés toxiques du gel Pluronic® F-127
Dans ce graphique, Schmolka et ai, 1972 confirment que la toxicité du
gel Poloxamer F-127 est la plus basse de toute la famille Poloxamer.
12
Le Pluronic® F-127 est un gel non toxique, biocompatible, bio
absorbable et a été employé chez l’humain en tant que pansement biologique
(Henry et ai, 1989; Tomida et ai, 1987). En outre, il a une capacité de
solubilisation élevée, par conséquent, des gels de Pluronic® f-127 ont été
largement étudiés comme système de livraison de médicaments (Chen-Chow et
ai, 1981; Collet et ai, 1985; Gilbert et aï, 1926; Miller et ai, 1982; Miyazaki et
ai, 1984).
Les propriétés toxicologiques dans cette série de polymères ont été
étudiées pendant 20 ans (Schmolka et aI, 1972). Le Pluronic® F-127, qui a un
poids moléculaire nominal de 12.5 kDa et un rapport dc PEO/PPO de 2:1 en
poids, a été le plus largement répandu de ces copolymères dans les systèmes
pharmaceutiques (Pandit et ai, 1996). On a longtemps su que les solutions de
Pluronic® F-127 au-dessus d’une concentration d’environ 20% (w/w) sont
liquides une fois frigorifiés, et q’elles gélifient lors du réchauffement
(Schmolka et aÏ, 1972).
Le processus de formation du gel a été intensivement étudié au cours de
plusieurs années (Brown et aÏ, 1991; Linse et ai, 1997; Rassing et aÏ, 1983;
Wanka et ai, 1990). Ces études prouvent que la formation du gel se produit en
raison de la déshydratation progressive des micelles de polymère à mesure que
la température augmente, menant à l’enchevêtrement accru de chaînes. Les
propriétés physico-chimiques des gels F127 ont été étudiées (Brown et ai,
1991; Gilbert et aÏ, 1987; Pec et aÏ, 1992; Wanka et ai, 1990) et l’influence des
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additifs sur la température de formation du gel et de la viscosité du gel de
quelques systèmes a été rapportée (Gilbert et aÏ, 1987 ; Malmsten et aÏ, 1992
Schmolka, 1972). Gilbert et ai ont analysé le comportement du gel Pluronic®
F-127 dans une concentration de 26-34% avec l’addition de 0.5 mM du additif
pyrene et dissous dans le dimethylformarnide. Les résultats démontrent que la
microviscosité de la solution a diminuée, et il y avait une augmentation dans la
température requise pour former le gel (Gilbert et ai, 1987).
Malmsten et ai, ont évalué la viscosité et la température du gel
Pluronic® F-127 en analysant la diffusion du gel dans une région déterminée
avec la présence d’additifs tels que le NaCl et NaSCN. Avec le premier sel, le
gel se répandre par toute la région, et diminue sa température de gélification.
Avec le deuxième sel, le gel se disperse moins et augmente sa température de
gélification. Selon les auteurs, la dispersion du gel dépend fortement da la
présence des additifs dans sa composition (Malmsten et ai, 1992). Ceci est très
important, puisque les sels inorganiques sont généralement employés pour
contrôler le pH et quelques autres additifs peuvent être exigés pour stabiliser la
formulation du gel. À une concentration plus élevée du gel Pluronic® F-127, la
distance entre les micelles et le degré de gonflement seront réduits. Ceci
diminue la température de gélation et, par conséquence, change la viscosité et
les caractéristiques d’uniformité de la formulation du gel. La température à
laquelle les gels liquides gélifient dépend de la concentration du gel et du type
et de la quantité des additifs. Ainsi, l’addition d’un agent, teli que la glycérine,
14
augmentera la force du gel, davantage que l’addition de la même quantité du
propylène glycol (Schmolka, 1972).
Schmolka a conclu que des additifs affectent la résistance du gel
Pluronc® f-127, mais de façons différentes. Par exemple, les acides peuvent
diminuer la résistance du gel due à la formation des ions oxonium. L’utilisation
d’isopropyl alcool comme additifs tend à baisser la résistance du gel.
L’inclusion des surfactants anioniques ou cationiques diminue aussi la
résistance du gel, dû à la formation des micelles mélangées. Par contre,
l’utilisation de certains produits chimiques organiques insolubles augmente la
résistance du gel.
Un groupe de chercheurs au centre médical de l’Université de
Massachusetts, a produit un cartilage porcin en semant des chondrocytes sur
une matrice tridimensionnelle de Pluronic® f-127 (Cao et aÏ, 1998). Dans cette
étude, les auteurs ont comparé trois polymères pour produire du cartilage
artificiel, en utilisant des chondrocytes autologues auriculaires dans un modèle
animal porcin immunocompétent. Les chondrocytes isolés ont été maintenus
dans une matrice tridimensionnelle et implantés en sous-cutanée de l’animal.
Tous les échantillons ont démontré la formation de cartilage à un degré variable
après 6 semaines d’implantation. En utilisant le Pluronic® F-127 comme
matrice tridimensionneLle, les aspects histologiques ressemblent à ceux du
cartilage hyalin natif. Il y a un arrangement plus organisé des cellules et la
présence d’élastine dans le cartilage produit. Le comportement des
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constructions de cellule-polymère n’est pas entièrement bien connu et des
résultats semblent être liés à plusieurs facteurs, y compris la réaction
inflammatoire.
Un autre groupe au même établissement (Aréovalo et ai, 2000) a
rapporté une étude sur la culture de chondrocytes porcins dans le gel Pluronic®
F-127. Cette étude a évalué l’hypothèse qu’un cartilage autologue produit peut
être bioincorporé avec une matrice tridimensionnelle. Ils ont utilisé trois
groupes de étude groupe 1 (contrôle) en utilisant 5 différents polymères
(polyéthylène ; acrylique ; polymethylmethacrylate ; Silastique extra purifie;
Silastic conventionnel); groupe 2, tes cinq polymères couverts par le gel
Pluronic® f-127, et le groupe 3 les implantes couverts par le gel Pluronic® F
127 et répandu par des chondrocytes. Les résultats ont montré que dans le
groupe 3 du cartilage a été produit et que dans le groupe 2, la couverture du gel
Pluronic® f-127 a été presque que rempli par un cartilage élastique avec un
minimal de fibrocartilage.
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1.4 APPLICATIONS DU GEL PLURONIC F-127
L’utilisation des copolymères de bloc de Pluronic® f-127 dans la
médecine expérimentale et les sciences pharmaceutiques a une longue histoire.
Henry et ai (1989) ont rapporté les résultats des expériences préliminaires dans
lesquelles le Poloxamer 407 a empêché la formation d’adhérences péritonéales
après un trauma pelvien chez les rats.
Steinleitner et ai (1991) ont étudié le Poloxamer 407 comme un
matériau intra péritonéal de barrière pour la prévention de la formation
d’adhérences post chirurgicales. Les buts de cette étude étaient de confirmer les
propriétés d’anti adhésion du Poloxamer 407 dans un système différent et
d’exécuter des études de dose-réponse pour évaluer la formulation optimale du
Poloxamer 407 pour la prévention de l’adhérence. Le succès du Poloxamer 407
en empêchant l’apparition des adhérences secondaires dans le modèle utilisé
dans cette expérience suggère que cet agent puisse avoir un potentiel significatif
pour réduire l’apparition d’adhérence dans des situations cliniques analogues.
Le Poloxamer 407 a plusieurs caractéristiques physiques qui peuvent le
rendre supérieur à d’autres gels, comme un matériau de barrière pour utilisation
dans les chirurgies gynécologiques et abdominales. Les propriétés
thermosensibles du gel Poloxamer 407, sont idéales pour l’application de tissu
pendant une chirurgie laparoscopique (Steinleitner et ai, 1991).
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Des copolymères en Poly (éthylène oxyde) - poîy (propylène oxyde) -
poiy (éthylène oxyde) (PEO-PPO-PEO) sont largement répandus dans des
applications industrielles diverses (Alexandridis et ai, 1997). Récemment, les
copotymères de PEO-PPO-PEO ont attiré un intérêt considérable de la part des
industries biotechnologiques et pharmaceutiques pour leurs capacités uniques
d’agent tensioactifs, à basse toxicité, et à réaction immunitaire minimale (Nace
et aÏ, 1996; Tan et aÏ, 1993).
Ces gels ont suscité l’attention croissante au cours des années en tant
que systèmes de livraison de médicaments pour application topique,
transdermique, ophtalmique et implantable (Chi et ai, 1990; Millet et ai, 1982;
Miyazaki et ai, 1995; Pec et ai, 1992; Such et aÏ, 1 996).
Le PÏuronic® f-127 a été également étudié comme un véhicule pour
l’administration intramusculaire et sous-cutanée de médicaments (Gusman et ai,
1992). Les gels de Poloxamer possédent également les caractéristiques
principales d’un matériau optimal pour ta gestion précoce des brûlures de ta
peau (Schmolka et aÏ, 1972). Le Poloxamer 407 avec des agents
bactériostatiques bactéricides enfermés ont été employés en tant que peau
artificielle dans le traitement de brûlures au troisième degré (Nalbandian et ai,
1987).
En raison de sa nature d’agent tensioactif le Poloxarner nettoie
également la blessure des débris du tissu. Nalbandian et ai (1987), ont suggéré
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que le Poloxamer 407 augmente le taux de guérison de la blessure de manière
significative, probablement par la stimulation de la production endogène de
facteur épidermique de croissance. Le gel de Pluronic® f-127 a été employé
médicalement pour la première fois comme un véhicule pour les sels argentés
pour traiter les brûlures topiques.
Des gels topiques de deux drogues anti-inflammatoires, diclofenac et
hydrocortisone, ont été préparés avec le Pluronic® F-127 (Tomida et aÏ, 1987).
Une autre étude a indiqué qu’une formulation de suppositoire de Poloxamer f-
127 d’indométacine était la plus appropriée entre plusieurs autres gels pluronics
examinés chez les lapins dus à son action prolongée et ses effets secondaires
minimaux (Miyazaki et aÏ, 1987). Un gel dentaire de Pluronic® F-127 (Protect
- Butler Brush), a été en service plusieurs années pour traiter des patients avec
la gencive et les dents sensibles (Zinner et ai, 1997).
Saim et al (2002) ont injecté des chondrocytes auriculaires suspendus
dans un hydrogel de Pluronic© f-127 dans le dos de souris. Comme
conséquence la formation d’un cartilage dont la taille et la forme approximative
d’une spirale humaine d’oreille a été observée. L’hydrogel a servi de matrice
tridimensionnelle structurelle provisoire. Observé au microscope, le cartilage
produit était très semblable au cartilage original. Cette étude a démontré qu’une
matrice tridimensionnelle du gel Pluronic® f-127 permet d’utiliser les
chondrocytes dans le génie tissulaire afin de former un cartilage hyalin de
quai ité.
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Les gels de Pluronic® F-127 ont été utilisés pour la livraison topique de
la lidocaine et de la benzocaine (Chen-Chow et aÏ, 1981), comme véhicules
pour les drogues anticancéreuses 5-fluorouracil et Padriamycin (Miyazaki et aï,
1995), et pour la guérison de brûlures (Nalbandian et aÏ, 1987; Schmolka et aï,
1972).
Le traitement actuel des défauts osseux est basé sur la chirurgie dans le
site pour faire la réparation de l’os, ce qui est plus invasif et traumatisant. Le
présent projet de recherche vise une nouvelle approche en utilisant un
biomatériau pour la réparation de l’os, qui soit le moins invasif possible.
1.5 L’OBJECTIF DE CETTE ÉTUDE
Le but de cette étude était d’évaluer la viabilité et le phénotype des
ostéoblastes incubés dans une matrice tridimensionnelle composée du gel
Pluronic® f-127. Nous avons voulu vérifier que le maintien de ces cellules
dans cette matrice n’affecte pas en particulier leur viabilité et leur phénotype
cellulaire. La caractérisation de leur phénotype cellulaire a été réalisée à l’aide
du dosage de l’activité de la phosphatase alcaline et de l’expression du
collagène de type I. En parallèle, nous avons vérifié la réponse inflammatoire
des cellules MG-63 via le système COX-2/ PGE2.
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CHAPITRE 2 Matériels et Méthodes
2.1 PRÉPARATION DU GEL
Le polymère utilisé dans notre projet est un polymère commercial de la
société BASf (Mount Olive, Ni, USA). Le polymère a été solubilisé dans le
milieu HAMF 12!Dulbecco’s (DMEM) complété avec 10% de sérum de boeuf
foetal (FBS, Atlanta Biologicals, Atlanta, GA) à une concentration finale de
17% (vlv) du get Pluronic® F-127. La solution a été par la suite sterilisée par
filtration (le filtre bottle top fliterNalgene, 0,22tm).
Pour la préparation du gel Pluronic® F-127, nous avons employé la
technique au froid, selon Schmolka et aÏ (1972). Une quantité de 17 g du gel
Pluronic® F-127 a été lentement ajoutée dans un volume final de 90 ml du
milieu MEM froid (5°C). La solution a été laissée sous agitation douce à 4°C,
pendant 12 heures. Ceci permit la solubilisation rapide du gel et évite la
formation des agrégats. Par la suite, la solution a été laissée à 4°C pendant la
nuit pour que la solubilisation soit complète. A la fin, la solution a été stérilisée
à t’aide d’un filtre (bottle top filterNalgene, 0,22 jim), puis completée avec 10%
(v/v) de fBS (FBS, Atlanta Biologicals, Atlanta, GA), pour une concentration
finale de 17% (plv). Les gels formés sont des gels thermo réversibles liquides




Les cellules humaines dérivées de l’ostéosarcome (MG-63) ont été
obtenues de I’American Type Culture Collection (Rockville, MD, U.S.A.). Les
cellules au dix-huitième passage ont été mises en culture dans le milieu
HAMFI2/Dulbecco’s (DMEM) contenant 10% FBS, 1% de pénicilline
streptomycine (PS) (Gibco-BRL, Burlington, Ontario), et 50 p.g/ml d’acide
ascorbique, comme décrit précédemment (Hattar et aÏ., 2002).
Les cellules ont été cultivées dans un incubateur à 370 C, 5% de C02 et
95% d’humidité. À l’état de confluence, les cellules ont été décollées à l’aide
d’un traitement à la trypsine (0,025% EDTA/0,01% trypsine, Invitrogen)
pendant 5 minutes à 37°C. Les cellules ont été ensuite remises en culture à une
dilution de 1/10.
Au jour « o » de l’expérience, les cellules ont été décollées, comptées et
homogénéisées dans 17% du gel Pluronic® F-127 froid (106 cellules/ml) puis
distribuées dans des plaques de 24 puits à raison de 2 ml par puits. Les cellules
ont été maintenues en culture dans le gel pendant 2, 4 et 6 jours. Le temps O
jours a été considéré comme contrôle. Nous n’avons pas ajouté de milieu sur le
gel à cause de la réversibilitée de ce dernier en son état liquide.
A chaque temps d’incubation, les cellules ont été comptées à l’aide
d’un hématocytomètre puis utilisées pour plusieurs analyses telles que la
22
viabilité cellulaire, l’activité de la phosphatase alcaline, l’expression de la
COX-2 et celle du collagène de type I.
2.3 DÉCOMPTE ET VIABILITÉ CELLULAIRE
Afin d’évaluer la viabilité cellulaire des ostéoblastes MG-63 à chaque
temps d’incubation, les cellules ont été récupérées à l’aide d’un ajout du milieu
MEM au mélange cellules/gel Pluronic® f-127 puis l’ensemble a été placé au
réfrigérateur à 4°C par 15 minutes afin de faciliter la liquéfaction du gel.
Lorsque le gel retourne à sa forme liquide, le mélange cellules/gel Pluronic®
f-127 a été récupéré et centrifugés.
Après 5 minutes de centrifugation, le surnageant est éliminé et le culot
cellulaire est repris dans du milieu MEM contenant O.5g/ml de réactif MTT
(Sigma, Aldrich, St-Louis - USA), ensemencé dans des plaques de 12 puits
puis placé à 37°C, 5% C02 et 95% d’humidité pendant 3 heures. Par la suite, le
MTT a été enlevé et un volume de 200 tl du mélange d’isopropanol plus
HCLéthanol-DMSO a été ajouté. Enfin, ce liquide a été transféré dans une
plaque de 96 puits pour faire la lecture à 570 nm.
Li
2.4 MESURE DE L’ACTIVITÉ DE LA PHOSPHATASE ALCALINE
(ALPasc)
L’activité de 1’ALPase a été déterminée par la méthode basée sur la
libération du p-nitrophénol hydrolysé à partir du phosphate de p-nitrophényle
(12.5 mM) (Shi et aÏ, 2002). Briévement, les cellules ont été solubilisées dans
un tampon d’ALPase (100 mM de glycine, 1 mM de MgCI2, I mM ZnCI2, 1%
Triton X-100, et pH 10.5) sous agitation pendant 60 minutes à 4°C, puis
soniquées pendant 5 secondes avant le dosage de l’activité enzymatique de la
phosphatase alcaline. La concentration de protéines est dosée par la méthode de
l’acide bicinchoninique (Smith et aÏ, 1985). L’activité de l’ALPase est
exprimée en nmol/mg protéine/30 minutes.
2.5 DOSAGE DE LA PROSTAGLANDIN E2 PAR EIA (PGE2)
La concentration du PGE2 (Raisz et aÏ, 1990) a été déterminée dans le
milieu de culture en utilisant un kit commercial (Cayman Chemical, Ann Arbor,
Michigan, U.S.A.) suivant les instructions du fabricant. Cette mesure est basée
sur la compétition entre la PGE2 endogéne et un conjugué de PGE2-
acetylcholinesterase pour une quantité fixe d’anticorps monoclonal anti PGE2.
La sensibilité de cette analyse est de 9 pg/ml, et la gamme standard est
comprise entre 10 et 1000 pg/ml. L’absorbance a été mesurée à l’aide d’un
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lecteur universel EL800 (Bio-Tek Instruments, Inc., Winooski, Vermont,
U.S.A.).
2.6 L’EXPRESSION DU COLLAGÈNE DE TYPE I ET II ET DE LA
COX-2
2.6.1 L’expression des ARNm
L’ARN total a été extrait à partir des ostéoblastes récupérés du gel
Pluronic® F-127 tel que décrit précédemment (Mueller et aÏ, 2001) en utilisant
le réactif TRIzol (Invitrogen Life technologies) selon les instructions du
fabricant. L’ARN total a été resuspendu dans l’eau stérile, dosé par
spectrophotomêtre, examiné par électrophorèse sur gel d’agarose et puis stockés
à -80°C jusqu’à la réalisation de la RT-PCR (Lisignoli et ai, 2001).
L’amplification des ARNm a été réalisée à l’aide d’un kit de RT-PCR
(Invitrengen, Life Technologies, Burlilngton, Canada) permettrant d’effectuer
des étapes de transcription inverse et d’amplification de l’ADNc dans une seule
étape. I ig d’ARN total est ajouté au milieu réactionnel contenant: 1.2 mM
Mg504, 200 1.iM dNTP, 200nM d’oligonucleotide sense et antïsense et 2 unités
de chaque enzyme super script TM reverse transcriptase DNA polymérase.
Les ARNm sont transcrit en ADNc durant une étape de 30 minutes à
42°C suivie d’une dénaturation à 95°C pendant 5 minutes. L’amplification de
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l’ADNc se fait pendant 25 cycles composés de 45 secotides de dénaturation à
95°C, 30 secondes d’hybridation des amorces à 60°C et 90 secondes
d’élongation à 72°C, excepté le dernier cycle, pour lequel l’étape d’élongation a
été prolongée à 10 minutes à 72°C.
Les oligonucléotides spécifiques utilisés dans cette étude sont:
- le collagène type 1(461 bp) 5’- GGACACAATGGATTGCAAGG-3’ (sense),
5’- TAACCACTGCTCCACTCTGG-3’ (antisense);
- le collagène de type 11(621 bp) 5’ - AACTGGCAAGCAAGGAGACA
3’(sense), 5-AGTTTCAGGTCTCTGCA GG T-3’ (antisense);
- la COX-2 (227 bp) 5’ - TTCAAATGAGATTGTGGGAAAATTGCT-3’
(sense) 5’-AGATCATCTCTGCCTGAGTATCTT-3’ (antisense) (B iosource
internation, Nivelles, Belgium);
- la GAPDH (600 bp) 5’ - TCTAGACGGCAGGTCAQGGTCCAQCC-3’
(sense) et 5’ CCACCCATGGCAAATCCATGGCA-3 ‘(antisense) (ADN,
Montréal Canada).
Les produits de PCR ont été analysés et vérifiés par électrophorèse sur
gel d’agarose à 2% (P/V) contenant du tampon TBE (89 mM Tris, 2.5 mM
EDTA, 8.9 mM borate). Des mesures semi-quantitatives de ces produits ont
été faites en mensurant la densité optique (en unités arbitraires) de chaque
bande à l’aide du système numérique de formation d’image (G-image 2000,
Canberra Packard Canada, Mississauga, ON, Canada). Les résultats ont été
présenté par de bandes spécifiques. La GAPDH a été utilisée comme contrôle
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interne des ARNm. Les données ont été exprimées en pourcentage par rapport
au contrôle.
2.6.2 L’expression protéique
Les cellules MG-63, une fois récupérées du gel F-127, ont été lavées
deux fois avec le tampon PBS et suspendu dans le même tampon que celui
utilisé dans la détermination de l’ALP. Après la détermination protéique,
l’extrait cellulaire est ensuite diluée dans un tampon d’électrophorèse (8% SDS,
24% glycérol, 100 mM de Tris, à pH 6.8, 4%13 - mercaptoéthanol, et 0.02% de
bleu bromophénol). Brièvement, 20 ig de l’extrait cellulaire ont été séparés
sur un gel discontinu de polyacrylamide (4-12%) en présence de 0.1% de SDS.
Après migration, les protéines ont été transférées sur une membrane de
nitrocellulose (Bio-Rad, Hercules, CA, USA) en utilisant un tampon de
transfert contenant 25 mM de Tris, 192 mM de glycine et 20% méthanol.
L’efficacité du transfert est contrôlée par une brève coloration de la membrane
avec une solution de 5% d’acide acétique, contenant 0.1% (p/v) rouge Ponceau
S (Sigma Chemical Co.) (Origuchi et al., 2000).
Après le transfert, la membrane a été rincée plusieurs fois avec le
tampon TTBS (Tris 2OmM, pH7.4, NaCl 137 mM et 0.1% Tween 20), puis
saturées durant ta nuit à 4°C sous agitation dans du tampon TTBS contenant 5%
(p!v) du lait écrémé. Par la suite, la membrane est incubée pendant 2h à
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température ambiante sous agitation constante en présence des anticorps
primaires dilués 1:1000 dans du TTBS additionné de 5% (p/v) du lait écrémé.
Les anticorps utiLisés sont: anticorps polyclonal de lapin anti-collagène de type
I (Catbiochem, San Diego, CA), anticorps polyclonal de lapin anti-collagène
type II (Calbiochem, San Diego, CA) et anticorps polyclonal de tapin anti
COX-2 (Cayman Chemical, Ann Arbor, Michigan).
Les membranes sont alors lavées trois fois avec le TTBS et incubées
pendant 1h à température ambiante sous agitation avec le deuxième anticorps
(anti-lapin IgG - HRP, New England Biolabs).
Après pitisieurs lavages avec Je TTBS, la membrane est mise en contact
avec un mélange équivolume de 2 solution commerciales de
chemiluminescence intensifiée (LumiGLO Chemilumine Substrat ceil
Signaling technologic). La membrane a été ensuite préparée pour
Pautoradiographie et exposée au film de Kodak X-Omat (Eastman kodak Ltd,
Rochester, NY, USA) et puis analysée avec un système numérique de formation
d’image (G-image 2000, Canberra Packard Canada, Mississauga, ON, Canada).
Les résultats sont donnés en unités relatives et sont exprimés en pourcentage
par rapport au contrôle non traité.
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2.7 ANALYSES STATISTIQUES
Les données sont exprimées en moyenne ± SEM (erreur standard). La
signification statistique des différences entre les valeurs moyennes est ensuite




3.1 LA VIABILITÉ CELLULAIRE
Pour la viabilité cellulaire, les résultats obtenus dans cette étude sont
prometteurs, surtout au point de vue que les cellules ont été incubées dans une
matrice composée de gel Pluronic® f-127 semi liquide. En plus, il était
impossible d’immerger le gel dans le milieu de culture à cause de la
réversibilité du gel vers ta forme liquide.
Comparativement au contrôle (O jour), nos résultats montrent que la
viabilité cellulaire mesurée par le test MTT est évaluée respectivement à 83%,
73% et 63% après 2,4 et 6 jours d’incubation (figure 3.1).
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Figure 3.1 La viabilité cellulaire des ostéoblastes MG-63 mesurée par le
test MTT
Les cellules MG-63 ont été incubées dans le gel Pluronic® F-127 pendant O
(contrôle), 2, 4, 6 jours, récupérées, puis incubées pendant 3h dans le milieu
MEM, contenant 0.5g/ml du réactif MTT. Les résultats de la viabilité cellulaire
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j3.2 LE PHÉNOTYPE CELLULAIRE
3.2.1 L’activité de la phosphatase alcaline
Le phénotype des ostéoblastes MG-63 a été examiné par la mesure de
l’activité de la phosphatase alcaline. L’expression typique du phénotype
ostéoblastique des ces cellules n’est pas modifié lorsqu’elles sont incubées dans
le gel Pluronic® F-127. Les résultas montrent une diminution non significative
de l’activité de la phosphatase alcaline au second et au quatrième jours; par la
suite une légère augmentation de cette activité à partir du sixième jour. Ceci
confirme que le phénotype cellulaire n’a pas subi de modification à cause du
maintien des cellules MG-63 dans la matrice composée du gel Pluronic® F
127. (figure 3.2)
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Figure 3.2 Dosage de t’activité de ta phosphatase alcaline
Les cellules MG-63 ont été incubées dans le gel Pluronic® f-127 pendant O
(contrôle), 2, 4, 6 jours, récupérées, puis lysées dans du tampon ALPase. Le
dosage de l’activité de la phosphatase alcaline est réalisé sur 75p1 de l’extrait
cellulaire et en présence de 12.5 mM de phosphate de p-nitrophényle et les
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3.2.2 L’expression du collagène de type I
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3.2.2.1 L’expression protéique
Une importante caractéristique des ostéoblastes est la production du
collagène de type I. L’expression du collagène de type I, a été évaluée par
immunobuvardage, au temps zéro (contrôle), deuxième, quatrième et au
sixième jours. Les résultats montrent une augmentation de la production du
collagène de type I au deuxième, quatrième et sixième jours, mais pas celui de
type II. (figure 3.3).
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Temps d’incubation Jours 0 2 4 6
Collagène type I
Collagène type II - -
fi -actine —-—.-
________
Figure 3.3 L’expression protéique du collagène de type I et de type II
mesurée par Immunobuvardage
20 jig de l’extrait cellulaire des ostéoblastes MG-63 ont été séparées sur un gel
discontinue 4 — 12% d’acrylamide puis soumis à une immunobuvardage en
utilisant un anticorps anti-collagène type I et II, anticorps anti-f3-actine
(contrôle positive) (n = 3).
35
3.2.2.2 L’expression des ARNm
Par la suite nous avons voulu vérifier, par RT-PCR, si L’augmentation
de l’expression protéique du coLlagène type I est associée à une augmentation
de l’expression des ARNm.
Nos résultats démontrent que l’expression des ARNrn du collagène de
type I par les ostéoblastes MG-63 augmente à 2, 4, 6 jours d’incubation. Par
ailleurs, nous constatons que l’expression des ARNm du collagène type II est
complètement absente. Comparativement à la quantité totale de l’ARNm
mesuré par la GAPDH, il semblerait qu’il y a une augmentation du niveau de
l’ARNm du collagène type I.
Ces résultats suggèrent que l’interaction entre les cellules MG-63 et la
matrice composée du gel Pluronic® f-127 semble avoir un effet positif sur




Figure 3.4 L’expression des ARNm du collagène de type I et type II
mesurée par RT-PCR
Les ARNm totaux ont été extraits à partir des ostéoblastes MG-63 incubés à
différents temps dans le gel Pluronic® f-127 puis analysés par RT-PCR tel
que décrit dans la partie matériel et méthodes. La quantification du niveau
des ARNm en unités arbitraires a été analysée par l’analyse densitométrique
de chaque bande. Le niveau des ARNm est normalisé par la suite par
rapport à celui des ARNm de la GAPDH. La GAPDH a été utilisée comme
contrôle interne des ARNm. (n = 3).
Temps d’incubation 0 2 4 6 (jours)
461 bp







3.3 DOSAGE DE LA PGE2
La production de PGE2 a été évaluée dans la matrice contenant du gel et
le milieu de culture. Les résultats montrent une augmentation de la production
de PGE2 après 2, 4, 6 jours d’incubation comparativement au jour O. Au
quatrième jour, il y a une augmentation plus importante que le jour 2. Au
sixième jour, il y a une légère diminution de la production PGE2. (f igure 3.5)
Figure 3.5 Mesure de la production de la PGE2 par EIA
Les ostéoblastes MG-63 ont été incubés à différents temps d’incubation
dans le gel Pluronic® f-127. Le dosage de PGE2 a été réalisé par EIA dans la
matrice composée du gel et du milieu de culture. Les donnés sont exprimées en
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3.4 L’EXPRESSION DE LA COX-2
3.4.1 L’expression protéique
L’expression protéique de l’enzyme COX-2, qui est l’enzyme
responsable de la production de la PGE2, est évaluée par immunobuvardage
dans les ostéoblastes MG-63 incubés dans le gel Pluronic® f-127 à 0, 2, 4, 6
jours. Nos résultats montrent que l’expression protéique de la COX-2 suit la
même tendance que la production de PGE2. Cette expression est plus
importante au quatrième jour et diminue au sixième jour. (figure 3.6)
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Figure 3.6 L’expression protéique de la COX-2
Les protéines de l’extrait cellulaire des ostéoblastes MG-63 on été séparées sur
un gel discontinue 4-12% d’acrylamide puis sous immunobuvardage en
utilisant un anticorps anti-COX-2. La similitude révélée par des chargements à
chaque jour a été vérifiée par le niveau d’actine révélé à l’aide d’un anticorps
anti -actine (contrôle positif) (n = 3).





3.4.2 L’expression des ARNm
Afin de vérifier que l’augmentation de l’expression protéique de la
COX-2 est associée à une augmentation des ARNm, nous avons extrait les
ARN totaux des ostéoblastes MG-63 puis analysé les ARNm par RT-PCR. Les
résultats montrent que l’expression des ARNm de la COX-2 suit le même profil
que celui de l’expression protéique.
L’ensemble des résultats de la production de la PGE2 et l’expression de
la COX-2 (protéine et mRNA) suggère qu’une réaction inflammatoire pourrait
être déclenchée lors de l’application in vivo du gel Pluronic® F-127.
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Figure 3.7 L’expression des ARNm de la COX-2 par RT-PCR
Les ARNm totaux ont été extraits à partir des ostéoblastes MG-63 incubés à
différents temps d’incubation dans le gel Pluronic® F-127 puis les ARNm ont
été analysés par RT-PCR tel que décrit dans le matériel et méthodes. La
quantification du niveau du ARNm a été réalisée telle quel décrite dans la
légende 3.5 (n = 3).
Temps d’incubation 0 2 4 6 (jours)
227 bp - COX-2
600 bp GAPDHIfl_ -
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CHAPITRE 4 DISCUSSION
Cette étude a eu pour objectif d’examiner la viabilité des ostéoblastes
MG-63 dans un gel thermosensible (Pluronic® F-127), ainsi que l’expression
du phénotype des cellules osseuses dans une culture in vitro. Une solution de
17% en poids du gel Pluronic® F-127 a été choisie pour la culture cellulaire
pour ses caractéristiques, une fois qu’il gélifie à la tenipérature corporelle
(37°C) et il devient liquide à une température inférieure à 15°C.
Dans notre travail, la survie cellulaire évaluée à 83, 73, et 63% après 2,4
et 6 jours d’incubation et te maintien de l’expression du phénotype
ostéoblastique des cellules ont été comparables, sinon meilleures, à celles
obtenus dans plusieurs études précédentes.
4.1 VIABILITÉ CELLULAIRE
Les résultats de cette étude ont démontré que la survie des cellules MG-
63 dans un gel biodégradable et biocompatible, tel que le Pluronic® F-127, a
comme conséquence une faible mortalité sans changement de leur phénotype.
Cette mortalité n’est pas due à la cytotoxicité du polymère lui-même, mais très
probablement à l’insuffisance de la diffusion de l’oxygène et la diffusion de
nutriments dans le gel (Matthew et ai, 2001). Etant donné les conditions
expérimentales utilisées, la viabilité cellulaire doit tenir compte du fait que le
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milieu de culture n’a pas été changé entre le premier jour et le sixième jour.
Ceci ressemble à l’environnement présent au site d’une fracture dans les
premières 24-72 h, où la nécrose tissulaire est présente et la revascularisation
n’est pas encore efficace. Notre étude est la première à analyser les ostéoblastes
MG-63 dans du polymère Pluronic® F-127 in vitro. La concentration minimale
du gel Pturonic® F-127 pour qu’il puisse devenir solide est de 17%. En bas de
cette concentration le gel restera toujours liquide et par conséquence il est
impossible de l’utiliser comme matrice tridimensionnelle pour les ostéoblastes
MG-63.
Une seule étude scientifique au sujet de l’utilisation d’une matrice
osseuse associée au gel Pluronic® F-127 avec des ostéoblastes a été publiée
jusqu’à présent (Ren et ai, 2003). Les auteurs ont analysé les effets d’une
culture tridimensionnelle in vitro dans un matériau bio-dérivé modifié ou non
par le Pluronic® F-127 sur la croissance et la fonction des ostéoblastes du
périoste de lapin. Dans le groupe avec le Pluronic® F-127, la croissance
cellulaire, l’activité de la phosphatase alcaline et l’ostéogenèse ont été plus
significative comparativement au groupe contrôle sans le gel.
Dans notre étude, nous avons observé une survie de 83, 73, et 63%
après 2, 4 et 6 jours d’incubation comparativement au contrôle (jour 0). Dans
une étude de culture des ostéoblastes de souris in vitro avec un gel en poly
éthylène glicol — dyacrylate (PEGDA) à 10%, Burdick et ai (2002) ont observé
une survie cellulaire de 62% après 24 h d’incubation. Les conditions de culture
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dans notre étude et dans l’étude de Burdick et al étaient les mêmes (37° C, 5%
de CO2et 95% d’humidité).
La plus grande difficulté par rapport à la manipulation de ce gel est le
choc thermique que les cellules souffrent quand elles entrent en contact avec le
polymère liquide à une température autour de 12°C. Les cellules doivent être
mélangées au polymère à l’état liquide, d’où la température approximative de
12°C. Matthew et al (2001) ont décrit la survie des hépatocytes HepG2 en
culture dans un gel en Pluronic® F-127 à 17% (v/v) et ils ont observé qu’un
facteur qui contribuerait également à la mort cellulaire serait le déficit
d’oxygène et des nutriments dans la culture cellulaire dans le gel.
Il y a un certain nombre de mesures qui pourraient être prises dans un
avenir immédiat afin d’améliorer la viabilité cellulaire et d’employer le gel
Pluronic® F-127 à sa pleine capacité comme matériau biologique pour la
réparation osseuse. Tout d’abord, la répétition du même procédé avec un autre
type cellulaire montrerait probablement si la qualité du polymère (et des
monomères résiduels possibles) affecte vraiment la croissance cellulaire. Par la
suite, il serait possible de changer le milieu sur les gels de Pturonic© F-127 à
tous les 2 jours, pour améliorer la diffusion nutritive aux cellules. De même, il
serait possible d’ajouter des porteurs d’oxygène aux gels pour améliorer le
transfert d’oxygène. En outre, la mesure des diverses propriétés métaboliques
cellulaires autre que la viabilité simple serait par la suite des facteurs importants
pour déterminer des applications cliniques potentielles.
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Cai et al (2002), ont utilisé un fitm en poly(D,L-lactic acide) (PDLLA)
avec le poly(acide aspartique) (PASP), à 2 poids moléculaires (5 kDa et -12
kDa), PASP-1 et PASP-2, pour analyser la viabilité cellulaire ostéoblastique de
souris in vitro, pendant 7 jours. Les conditions de culture ont été les mêmes que
celles de notre étude. Lorsque ils ont comparé le PDLLA modifié par le PASP
2 et par le PASP-1 avec le contrôle sans la modification, ils ont observé que la
viabilité cellulaire a été plus significative avec le PASP-2 (t 30% par rapport au
contrôle) et non significative dans le PASP-1.
Cai et aÏ (2002) ont aussi étudié le PDLLA modifié par le chitosan en
analysant la viabilité cellulaire des ostéoblastes de souris in vitro, pendant 7
jours. Les conditions de culture ont été aussi les mêmes que celles de notre
étude. Lorsqu’ils ont comparé le contrôle (PDLLA sans chitosan) avec le
PDLLA modifié par le chitosan, ils ont constaté que la viabilité cellulaire était
exactement la même entre les deux.
Dans les deux études décrites ci-dessus, te milieu de culture a été
changé à chaque 2 jours. Si appliquée dans notre étude, dont le milieu était le
même pendant 6 jours, la viabilité cellulaire serait vraisemblablement
plus élevée.
Nos résultats sont comparables avec plusieurs autres résultats déjà
publiés (Burdick et aÏ, 2002; Cai et ai, 2002; Matthew et aÏ, 2001). D’une façon
générale, la majorité des polymères testés pour la réparation osseuse ont une
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toxicité satisfaisante à court terme, lorsqu’ils sont utilisés avec des ostéoblastes
ou bien avec autres types cellulaires. Au niveau du site de la fracture, dans les
premières 24-72 h, l’environnement semble être pareil à notre matrice
tridimensionnelle, en terme d’une baisse de la concentration de l’02 et en terme
de l’intensité de la réponse inflammatoire.
Dans une future application clinique du gel Pluronic® f-127 avec des
cellules ostéoblastiques comme une matrice tridimensionnelle, plusieurs
conditions physiopathologiques de la fracture osseuse doivent être bien
observées, telles que le processus inflammatoire initial et l’oxygénation locale.
Dans le site d’une fracture osseuse, on peut observer après 24 à 72 h une
libération de médiateurs vasoactifs, dc facteurs de croissance et d’autres
cytokines par les tissus blessés et les plaquettes. Ces facteurs influencent la
migration, la prolifération, la différentiation cellulaire dans le site, et la synthèse
de la matrice osseuse dans le site de la fracture.
Les facteurs de croissance recrutent des fibroblastes, des cellules
mésenchymales et des cellules ostéoprogénitrices en direction du site de la
fracture. Des macrophages, des polymorphonucléaires et des mastocytes
arrivent au site fracturé pour commencer le processus du retrait des débris
cellulaires (Buckley et aÏ, 2004).
L’étape la plus importante dans une réparation d’une fracture osseuse
est la phase inflammatoire et la formation de l’hématome. À partir de ce
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moment, l’hématome est organisé et un mécanisme inflammatoire attire les
cellutes nécessaires pour lancer une réponse curative.
C’est dans la phase inflammatoire de la réparation osseuse qu’une
matrice tridimensionnelle qui se trouverait dans le site serait très importante
pour la prolifération cellulaire. Les cellules qui seraient dans te gel pour cette
réparation iraient profiter de toute cette intense vascularisation locale pour se
développer et, par la suite, former un nouveau tissu osseux. Khanal et al (2004)
ont comparé, dans une étude avec des fractures diaphysaires tibiales fermées
fraîches, le traitement conventionnel et le traitement avec l’injection de la
moelle osseuse autologue sur le taux de consolidation. Le temps moyen de la
consolidation osseuse a été de 3.65 mois pour l’injection et de 4.31 mois pour le
traitement conventionnel. Ce résultat démontre que le potentiel ostéogénique
est plus élevé lorsque les cellules sont présentes dans le site de la fracture
osseuse avant le processus de consolidation.
L’oxygénation dans le site de la fracture osseuse est aussi fondamentale,
car l’os sera formé par des cellules qui reçoivent assez d’oxygène et qui sont
soumises à une stimulation mécanique appropriée. La dynamique de
l’oxygénation dans la réparation osseuse a une importance pratique, car le taux
de réparation de tissu change directement avec l’approvisionnement en
oxygène. Les cibles principales de l’oxygène dans une fracture semblent être la
synthèse du collagène et la différentiation des cellules-souche (Stanley et aï,
196$).
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Tuncay et aÏ (1994) ont étudie les effets de t’hypoxie et de I’hyperoxie
sur la fonction de l’ostéoblaste in vitro. Des cultures d’ostéoblastes de souris
ont été exposées à l’02 à 90% et à 10%. La prolifération cellulaire, l’activité de
la phosphatase alcaline et la synthèse du collagène ont été analysées. Les
résultats de cette étude prouvent qu’en hypoxie (10% d’02) la prolifération
cellulaire augmente, tandis que l’activité de la phosphatase alcaline et la
synthèse de collagène diminuent. En revanche, en hyperoxie la prolifération
cellulaire est supprimée alors que l’activité de la phosphatase alcaline et de la
synthèse de collagène augmentent. Dans les expériences où les cellules
commencent à se développer en conditions hypoxiques et par la suite passent à
des conditions hyperoxiques, leurs activités métaboliques sont abruptement
renversées. Ces résultats, et ceux des rapports antérieurs, suggèrent un rôle très
important de l’oxygène (un facteur environnemental) dans la réparation de l’os.
En conclusion, l’oxygénation dans le site d’une fracture osseuse joue un
rôle très important dans le processus de réparation d’os. La faible quantité d’02
dans notre gel affecte peu la viabilité cellulaire des ostéoblastes. Ceci reflète
aussi bien l’environment au site de la fracture, où la pression partielle d’02 est
faible.
En pratique, il serait intéressant de démontrer que la prolifération
cellulaire des ostéoblastes dans la matrice tridimensionnelle du gel Pluronic®
F-127, dans le site de la fracture, serait favorisée comparatiment au processus in




Une stabilité relative de l’activité de la phosphatase alcaline a été
observée au cours de différents périodes d’incubation au sixième jour dans
notre étude, malgré la diminution du nombre des cellules vivants.
L’activité de la phosphatase alcaline est le marqueur le plus
fréquemment utilisé et reconnu comme représentatif du phénotype
ostéoblastique. C’est une enzyme physiologiquement élaborée par les
ostéoblastes lors de la minéralisation de la matrice osseuse. L’enzyme se
nomme phosphatase alcaline parce qu’elle fonctionne dans des conditions
alcalines, par opposition à la phosphatase acide, retrouvée dans la prostate (Boa
VidaetaÏ, 1997).
Dans l’analyse du phénotype cellulaire via la mesure de la phosphatase
alcaline, on peut observer que l’expression typique du phénotype ostéoblastique
des cellules MG-63 n’est pas modifiée lorsqu’elles sont incubées dans le gel
Pluronic® f-127.
Selon une étude faite par Hishikawa et al (2004) un mélange de
polymères thermoréversibles connus comme des TGP (polymère de gélification
thermoréversibte) [poÏy(N-isopropylacryÏamide-co-n-butyl méthacrytate)]
[poly(NIP-AAm-co-BMA)J, polyéthylène glycol (PEG) et poly(NIPAAm-co
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BMA) associés à des cellules souche de la moelle osseuse humaine, confirme
que l’activité de la phosphatase alcaline a été plus élevée avec ce polymère par
rapport au contrôle sans gel. Yoshiaki et al (2000) ont cultivé des cellules
ostéoblastiques MC3T3-E1 in vitro, avec ou sans gel en poly(L-lactide) (PLLA)
sur une plaque en verre, pendant 2 semaines. Dans la plaque revêtue par le gel
en PLLA, l’activité de la phosphatase alcaline a été plus intense comparatiment
au contrôle. Ceci suggère que les cellules expriment leur phénotype
ostéoblastique plus efficacement lorsque placées dans un environnement en
trois dimensions. Une telle possibilité nous permettrait de suggérer un avantage
potentiel d’un système de vectorisation de cellules basé sur un gel
b iocompatib le.
Ishaug et al (1994) ont comparé un gel en PLLA au polyestyrène
(contrôle) in vitro, pendant 14 jours de culture. Les auteurs ont observé que
l’activité de la phosphatase alcaline dans l’ostéoblaste de souris a été
comparable dans les deux cas. Par contre, Goldstein et al (2001) ont étudié un
gel en polymère poly(DL-lactic-co-glycolic acid) (PLGA) avec des cellules
ostéoblastiques de la moelle osseuse de souris en culture, à 37°C, 5% C02 et
85% d’humidité, pendant 7 et 14 jours. Ils ont observé que l’activité de la
phosphatase alcaline a diminuée avec le temps de culture in vitro, malgré qu’il
avait une augmentation de 13% du nombre de cellules. Dans notre étude, il y a
une stabilité de l’activité de la phosphatase alcaline au jour 6, par rapport au
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jour « O » (contrôle), malgré la diminution du nombre des cellules vivantes dans
le gel.
Cai et al (2002) ont utilisé un film en poly(D,L-lactic acide) (PDLLA)
avec le poly(acide aspartique) (PASP), à 2 poids moléculaires, PASP-1 (5000
Da) et PASP-2 (12,000 Da), pour tester l’activité de la phosphatase alcaline in
vitro dans des cellules ostéoblastiques de souris pendant 7 jours. Les conditions
de culture ont été les mêmes que celles de notre étude. Ils ont observé que la
modification du PDLLA par le PASP-1 et PASP-2 augmente l’activité de la
phosphatase alcaline comparativement au PDLLA non modifié.
Il est possible que la distribution spatiale tridimensionnelle des cellules
dans des études avec des matrices polymériques facilite le métabolisme
cellulaire. Dans notre étude, le niveau d’activité de la phosphatase alcaline est
resté le même à 6 jours, malgré la baisse de 40% du nombre de cellules
vivantes. Ceci indique que l’activité par cellule n’est pas modifiée à la baisse,
donc que les cellules survivantes sont intactes et fonctionnelles. En outre, nos
résultats se comparent favorablement à plusieurs études publiées [Cai et aï
(2002); Goldstein et al (2001); Ishaug et aï (1994); Yoshiaki et al (2000)]
avec différents polymères, car l’activité de la phosphatase alcaline n’est pas
modifiée lorsque les ostéoblastes sont incubées dans le gel Pluronic® f-127.
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4.2.2 Collagène de type I
Lorsqu’un ostéoblaste est en activité, il produit et dépose du collagène
de type I, le principal composant organique de la matrice osseuse. Dans notre
étude, nous pouvons confirmer par immunobuvardage que cette production du
collagène de type I par les ostéoblastes MG-63 augmente au deuxième,
quatrième et sixième jours. Par contre, il n’y a pas de synthèse du collagène de
type II. Par la suite, nous pouvons confirmer par RT-PCR que l’expression des
ARNm du collagène de type I par les ostéoblastes MG-63 augmente aussi à 2, 4
et 6 jours d’incubation. En même temps, l’expression des ARNm du collagène
de type II est complètement absente. Ces résultats démontrent qu’il y a une
augmentation dans la production du collagène de type I du deuxième au
sixième jour par rapport au jour « O ».
Tiejun et al (2001) ont réalisé une étude de culture in vitro des
ostéoblastes (ostéosarcome humaine, HTB$5) avec 3 modèles de verre
bioactif: 1) BAG, 53% Si02, 2) BCG, 58% Si02 et 3) le contrôle, pendant 4, 7
et 14 jours. Sur les BAG et BCG il y avait une couche de 6Omm de
polyestyrène, la plaque contrôle n’ayant pas la couche. Les conditions
expérimentales ont été les mêmes que celles utilisées dans notre étude.
L’expression des ARNm du collagène de type I, dans les BAG et BCG a été
très intense lorsque comparée au contrôle, aux jours 7 et 14.
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Yang et al (2002) ont étudie la culture des ostéoblastes humains MG-63
avec une matrice tridimensionnelle de PLLA avec ou sans des antagonistes des
canaux catciques (BAY K$644), pendant 1 et 3 semaines. Une tension
mécanique d’une fréquence de 1Hz et de 1O0Otstr, pendant 30 minutes a été
appliquée dans l’échantillon avec des antagonistes de canaux calciques. Dans
cette matrice tridimensionnelle, une expression plus significative du collagène
type I a été observée, comparativement à la matrice tridimensionnelle contrôle
(sans BAY K8644 et sans la tension mécanique).
Saad et al (2000) ont étudié la biofonctionnalité des ostéoblastes
MC3T3-E1 de souris in vitro, cultivés dans une mousse de poly-ester-uréthane
(Degra-Pol). La production du collagène de type I est augmentée, par contre
diminue en présence de 1,25-dihydroxy de vitamine D (Vit. D). Une exposition
des cellules à 100g de Vit.D/ml dans cette mousse, a réduit l’expression du
collagène de type I de 50%.
Finalement, on se basant sur nos résultats et ceux de la littérature [Saad
et al (2000); Tiejun et al (2001); Yang et aÏ (2002)], nous constatons que le
maintien des ostéoblastes dans différents polymères augmente l’expression du
collagène de type I. Ces résultats pourraient indiquer que le contact
cellules/matrice tridimensionnelle stimuleraient la synthèse du collagène de
type I comparativement aux cellules en monocouche.
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4.3 COX-2
La COX-2 est une enzyme qui catalyse spécifiquement la production de
certains messagers chimiques appelés les prostaglandines, dont la PGE2.
Certains de ces messagers sont responsables de l’apparition de l’inflammation.
Cependant, l’inhibition de l’expression de ta COX-2 réduit l’inflammation
(Pierce et al 2001).
L’inflammation est un processus dynamique, constitué par un ensemble
de réactions vasculaires, cellulaires, déclenchée par toute lésion tissulaire quel
que soit la cause (infectieuse, physique, chimique ou ischémique). Elle permet
l’élimination des agents agresseurs des débris cellulaires et la réparation des
tissus lésés. La réparation peut aboutir à la restitution intégrale des structures
tissulaires mais correspond le plus souvent à un processus de cicatrisation
(Pierce et al 2001).
Lorsque un corps étranger pénètre dans l’organisme, une réaction
inflammatoire est déclenchée pour lutter contre cette agression extérieure, et de
ce point de vue elle est indispensable pour préserver le bon fonctionnement de
l’organisme. Par contre, lorsque cette réaction prend trop d’ampleur, elle
devient néfaste et peut perturber les différents processus physiologiques
régissant le corps humain (Pierce et al 2001).
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Dans le cas d’une greffe d’os, par exemple, suite à l’implantation du
tissu dans le site anatomique, une réaction inflammatoire physiologique
commence presque au même moment. C’est le début du processus de
cicatrisation (Enneking et aÏ 1991).
Dans notre étude, une réaction inflammatoire a été observée dans les
jours 2, 4 et 6. Par contre, on peut observer que cette réaction commence à
plafonner au sixième jour. Ceci suggére que le processus inflammatoire in vitro
a une tendance à diminuer à partir du dernier jour d’incubation.
Nos résults montrent que l’expression protéique de la COX-2 augmente
au maximum au quatrième jour, puis diminue au sixième jour. L’expression des
ARNm de la COX-2 suit le même profil que celui de l’expression protéique, ce
qui confirme le phénomène inflammatoire réactionnel.
Amano et al (2002) suggèrent que la présence de la COX-2 dans le site
de la réparation osseuse augmente l’angiogenèse locale, c’est qui pourrait
favoriser une prolifération cellulaire plus intense et, par la suite, une formation
osseuse normale.
Zhang et aÏ (2002) ont démontré que la présence de l’enzyme COX-2 a
un rôle très important dans la formation osseuse durant le processus de la
réparation d’os. Cette étude in vivo a utilisé des souris normales et des souris
génétiquement déficientes de l’enzyme COX-2. Chez les souris normales,
l’induction de l’ostéogenèse a été très élevée comparativement aux souris
56
déficientes de la COX-2, (90% de la formation osseuse au 2leme jour versus
30%). Ces résultats ont démontré que la production de la COX-2 pendant la
phase inflammatoire est fondamentale pour la réparation osseuse et que la
différentiation des cellules mesenchymales est la cible principale de l’activité
de la COX-2.
Huang et aÏ (2003) ont étudié les effets de la résine en époxyde (AH26)
et l’oxyde de zinc eugénol sur l’expression génique et protéique de la COX-2
dans les cellules ostéoblastiques humaines in vitro dans les dents
endodontiquement traités. Les conditions de culture ont été les mêmes que
celles utilisées dans notre étude. Une forte expression de la COX-2 a été
observée dans les premières heures, principalement à 4 h, mais à 24 h il y avait
une diminution significative de cette expression. L’expression de la COX-2
pourrait induire une réaction inflammatoire au sommet de la racine dentaire,
lors de l’implantation de ce biomatériau dans le canal dentaire.
McLean et aÏ (2002) ont conclu qu’une expression sélective de la COX
2 pourrait être une interposition pharmacologique appropriée pour moduler la
formation des capsules péri prosthétique dans le site de la réparation osseuse.
Notre étude est la première étude qui démontre l’expression de la COX
2 par les ostéoblastes en contact avec le gel Pluronic® F-1 27. En outre, très peu
d’articles ont été publiés au sujet de la COX-2 et des gels en polymères
implantables avec des cellules ostéoblastiques (Huang et al 2003). On peut
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observer une expression modérée de cette enzyme dans le début dti processus,
qui serait bénéfique pour la réparation osseuse.
4.4 PGE
Les PGEs sont des médiateurs qui ont une variété remarquable d’actions
physiologiques dans la majorité des tissus des mammifères. La PGE2 est une de
ces PGs. C’est une substance hormonale qui participe à un éventail de
fonctions de l’organisme, tels que la contraction et la relaxation du muscle lisse,
la dilatation et la constriction des vaisseaux sanguins, le contrôle de la tension
artérielle, et la modulation de l’inflammation. La PGE2 est libérée par les parois
des vaisseaux sanguins en réponse à l’infection ou à l’inflammation (Palomer et
al 2002).
Dans notre étude, la production de PGE2 a été évaluée dans le milieu de
culture en utilisant un kit commercial (Cayman Chemical, Ann Arbor,
Michigan, U.S.A.), et nos résultats montrent une augmentation de sa production
aux jours 2, 4 et 6 comparativement au jour O (contrôle).
Lavigne et al (2004), qui ont utilisé des cellules ostéoblastiques MG-63
en culture avec des particules du gel en Polymethylmetacrilate (PMMA) ont
observé une production significative de PGE2 par les ostéoblastes après 24 h
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d’incubation. Dean et al (2001) ont utilisé des particules de polyéthylène
(UHMWPE) dans la culture des ostéoblastes in vitro. Les auteurs ont suggéré
que la production de PGE2 a été stimulée par ces particules. Par contre,
l’activité de la phosphatase alcaline a été diminuée drastiquement.
Horowitz et aÏ (1995) ont comparé l’effet du Polymethylmethacrylate
(PMMA) et du titane sur la production de la PGE2 par le ostéoblastes MC3T3
in vitro. Les conditions de culture ont été de 370 C, 5% de C02 et 95%
d’humidité pour une période d’incubation de 24h, 48h, 72h et 96h. La
production de PGE2 a été plus importante dans le polymère comparée au titane.
Selon Lossd5rfer et aÏ (2004) la différentiation des ostéoblastes et
l’activité de la phosphatase alcaline sont stimulés par la PGE2 dans le début dii
processus inflammatoire. Raiz et aÏ (1990) ont conclu que la production de la
PGE2 augmente la production du collagène de type I et contrôle sa synthèse.
Dean et al (2001) ont observé qu’un bas niveau de PGE2 est nécessaire pour la
différentiation de l’ostéoblaste. Finalement, Qu et al (1999) ont constaté que la
production de la PGE7 dans les cellules parenchyrnateuses du foie augmente
l’oxygénation cellulaire soit la respiration cellulaire.
La production de la PGE2 observée dans nos cultures in vitro, à
différents temps d’incubation, pourrait être positive pour l’expression du
phénotype des ostéoblastes et pour l’expression du collagène de type I. Par
contre, la difficulté d’oxygénation dans notre milieu de culture, inchangé du
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début de l’expérience jusqu’au sixième jour, pourrait être responsable, en
partie, pour la production de la PGE2.
Dans notre étude, l’ensemble des résultats de la production de la PGE2
et l’expression de la COX-2 (protéine et mRNA) confirme qu’une réaction
inflammatoire contre un corps étranger pourrait être déclenchée lors de
l’application in vivo du gel Pluronic® F-127. Par contre, il n’y a pas de données
dans la littérature qui décrit la production de la PGE2, lorsque les cellules
ostéoblastiques MG-63 sont incubées in vitro dans le gel Pluronic® f-127 (Qu
et al 1999). Comparativement aux autres études semblables à la notre, nous
pourrions spéculer que la production de la PGE, augmente peut importe le type
du polymère utilisé.
4.5. APPLICATIONS CLINIQUES POTENTIELLES DE L’ÉTUDE
Le tissu osseux possède l’avantage de pouvoir se régénérer. Mais cette
régénération est lente. Le remodelage osseux, très progressif, obéit à une
demande biologique et mécanique. Le mécanisme complexe de la
reconstruction osseuse est le reflet d’une structure interne complexe, élaborée
en fonction des contraintes biologiques et mécaniques ressenties par ce tissu
composite. En effet, l’os est bien une matrice organique, dont ta minéralisation
confère une certaine rigidité.
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L’idée de remplacer l’os par un matériau afin de rétablir une continuité
osseuse n’est pas nouvelle. Les comportements biologiques et mécaniques des
matériaux bioLogiques de reconstruction et de réparation osseuse guident les
indications des différents produits. Un biomatériau qui puisse être utilisé dans
l’os doit être résorbable et aussi entraîner la formation de l’os néoformé. Ce
substitut doit être biologiquement inerte, facilement disponible, aisément
adaptable en taille et en forme au site osseux à greffer.
L’utilisation de bïomatériaux ne peut être justifiée que par la diminution
des inconvénients liés à l’autogreffe tout en conservant un résultat final
comparable ou meilleur. Le choix du biomatériau peut être guidé par sa
résistance mécanique, sa biodégradabilité et son remplacement par un os
néoformé.
Les formulations polymériques qui montrent la transition de fluide à gel
aux conditions physiologiques sont de bons candidats pour des applications en
génie tissulaire et en thérapie cellulaire. Les formulations injectables offrent
plus d’avantages que les matrices préformés solides, tels que: la possibilité
d’une implantation d’une façon minimalement invasive, d’une capacité de
remplir La forme désirée, et d’incorporation facile de divers agents
thérapeutiques. Plusieurs facteurs doivent être considérés avant qu’un gel
injectable puisse être choisi en tant que candidat pour des applications de génie
tissulaire. Indépendamment des interactions spécifiques aux cellules matrices
du tissu, il est nécessaire de prendre en considération les propriétés du gel
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suivantes cinétique de la polymérisation, taux de résorption de la matrice,
toxicité possible des produits de dégradation et de leurs itinéraires
d’élimination, et l’interférence possible de la matrice de gel avec l’histogénèse.
Des nombreux biomatériaux sont à l’heure actuelle disponibles comme
substituts du tissu osseux. Il sont utilisés soit en chirurgie orthopédique
(comblements de lacunes osseuses, reprises de prothèses, ostéotomie et autres),
en neurochirurgie (arthrodèses vertébrales), en chirurgie reconstructrice, ainsi
que dans le domaine dentaire, en particulier dans le domaine de la
parodontologie et de l’implantologie. À l’exception de l’autogreffe et de
certains dérivés tels que la matrice osseuse déminéralisée ou des facteurs de
croissance, dont la disponibilité est nécessairement limitée et qui pose des
problèmes de prélèvement, aucun des biomatériaux disponibles aujourd’hui
n’est ostéoinducteur. De plus, seules les allogreffes et les xénogreffes osseuses
purifiées présentent une résistance mécanique suffisante pour pouvoir être mis
dans des sites en charge. Ces matériaux sont ostéoinducteur et permettent une
régénération osseuse guidée en grande partie par l’architecture du matériau, son
état physicochimique de surface. Selon leur nature biochimique, ces matériaux
sont d’ailleurs plus ou moins résorbables. Il apparaît clairement que
présentement il existe une nécessité d’amélioration des matériaux osseux
implantables de façon à augmenter l’adhérence des ostéoblastes à leur surface, à
provoquer la différentiation in situ des précurseurs ostéoblastiques en
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ostéoblastes actifs et à augmenter localement l’activité sécrétrice des
ostéoblastes.
Il existe donc une demande pour la mise au point de biomatériaux de
substitution synthétiques. Les gels en polymère peuvent représenter une
solution prometteuse à ce problème.
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CHAPITRE 5 CONCLUSION
Le gel Pluronic® F-127 que nous avons utilisé dans cette recherche est
un biomatériau très prometteur, permettant une viabilité cellulaire très
significative et ne modifiant que peu le phénotype cellulaire à la suite de
l’incubation des cellules MG-63 dans ce gel. La production de l’enzyme COX
2 et de la PGE2 après plusieurs jours d’incubation peut suggérer qu’une réponse
inflammatoire physiologique dans le début d’une réparation osseuse serait
bénéfique pour ce processus de réparation. Il serait le moment idéal pour placer
le gel avec des cellules dans le site à réparer. Tous ces résultats pourraient
signifier que le métabolisme cellulaire s’exprimerait plus efficacement lorsque
les cellules sont placées dans un environnement tridimensionnelle. Ceci serait
un avantage potentiel d’un système vectoriel de cellules basé sur un gel
biocompatible. Nous pouvons conclure que dans notre travail inédit, en
appliquant des ostéoblastes dans un milieu de culture in vitro, nos résultats sont
très prometteurs pour des applications cliniques futures en thérapie cellulaire et
en génie tissulaire. Cette étude est un important premier pas pour le
développement d’un biomatériau pour la réparation osseuse. Nous allons
continuer notre recherche avec des études in vivo pour confirmer nos résultats
dans un modèle de fracture chez le lapin.
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